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 4 
INTRODUZIONE 
 
Nell’organismo sono molti i tessuti e gli organi che a causa di patologie o traumi 
non riescono più a svolgere le loro funzioni, e questo può dipendere da 
variazioni anatomiche o metaboliche. Ad esempio, il trapianto di un organo o di 
un tessuto, che fino a poco tempo fa sembrava essere l'unica possibilità per 
ovviare a queste condizioni patologiche e per portare un individuo malato 
nuovamente in uno stato sano, può essere evitato grazie a nuove scoperte 
scientifiche fatte in campo biomedicale.  
In questo contesto, l’ingegneria tissutale, una disciplina che si è sviluppata alla 
fine del ventesimo secolo per cercare di risolvere problemi inerenti allo sviluppo 
di patologie,. rappresenta il punto di incontro di diverse materie scientifiche 
quali appunto la medicina, la biologia, l'ingegneria e la chimica. Unendo le 
conoscenze di queste discipline, è stato possibile ipotizzare soluzioni alla 
carenza di donatori, andando a progettare e realizzare dei sostituti funzionali da 
poter impiantare nel paziente. Al fine di porsi come prima alternativa alla 
donazione d'organi, studi bio-ingegneristici sono volti a superare i tre problemi 
fondamentali dei trapianti, ovvero: la cronica carenza di donatori [1], i fenomeni 
di rigetto [2] e la necessità di assumere farmaci immunosoppressori [3]. 
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Cap. 1 MODELLI DI INGEGNERIA TISSUTALE 
1.BIOMATERIALI E SCAFFOLD 
Nel rigenerare un tessuto, il primo problema che si presenta è quello di 
sviluppare un supporto con un materiale sul quale le cellule siano in condizione 
di riprodursi e di mantenere la loro funzionalità caratteristica. Il materiale 
utilizzato per la costruzione di tale supporto viene spesso indicato anche come 
biomateriale dalla definizione: "un materiale destinato ad interfacciarsi con 
sistemi biologici allo scopo di migliorare, trattare, aumentare o sostituire un 
qualsiasi tessuto, organo o funzione del corpo" [4].  
Questa definizione implica la capacità della matrice di poter essere impiantata in 
vivo e di poter interagire con i tessuti biologici senza dare luogo a fenomeni di 
rigetto o reazioni immunitarie (o semplicemente infiammatorie). Nei primi anni 
’80 sono stati usati materiali (polimeri in maggior parte) già̀ sviluppati e 
impiegati in altri settori, testando dapprima la loro biocompatibilità e 
valutandone le proprietà in condizioni fisiologiche. Dall’inizio del ventunesimo 
secolo la ricerca di biomateriali è stata indirizzata verso lo sviluppo e la 
produzione di nuovi biomateriali aventi proprietà dedicate per applicazioni 
specifiche nel campo biomedico (un esempio sono i biomateriali a rilascio 
controllato di biomolecole in specifici organi o tessuti). Si è giunti così allo 
sviluppo di una vasta gamma di biomateriali che possono essere utilizzati per 
diversi problemi - dalla ricostruzione di tessuti (principalmente pelle e ossa), 
organi (e loro funzionalità), vasi sanguigni - riducendo al minimo fenomeni 
infiammatori, di rigetto e soprattutto eliminando il pericolo del trasferimento di 
agenti patogeni. 
Un ambito di applicazione di questo nuovo concetto di progettazione e sviluppo 
di un biomateriale è volto alla fabbricazione e all’uso di strutture di supporto 
(i.e. scaffold) che permettano alle cellule di organizzarsi seguendo 
un’architettura tridimensionale (3D). La stabilità, le proprietà e la forma dello 
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scaffold rimangono sostanzialmente inalterate (o si modificano secondo una 
strategia definita a priori) anche in condizioni fisiologiche (definite per  
soluzione salina, 37°C, 5% CO2, pH~7.4, etc.).  
Lo scaffold oltre a fornire un supporto, deve essere inoltre in grado di far 
aderire, proliferare e differenziare le cellule; scoperta degli ultimi anni è quella 
di dover inoltre rispondere a delle caratteristiche meccaniche specifiche a 
seconda del tessuto di riferimento, proprietà fondamentale per fornire le giuste 
sollecitazioni meccaniche alle cellule [5]. 
Uno dei fattori più importanti nella formazione degli scaffold non è quindi 
soltanto la scelta del materiale utilizzato, ma soprattutto la definizione del tipo di 
tessuto da ricreare (dalla quale vengono scelte le proprietà caratteristiche) e delle 
sue applicazioni specifiche 
 
Le caratteristiche principali dei materiali da utilizzare sono:  
- Biocompatibilità: il termine indica una sostanziale inerzia nei confronti 
dell’ambiente fisiologico circostante, il biomateriale deve essere accettato dal 
corpo e non deve disturbare il sistema biologico in cui è inserito. Grande 
importanza assumono le caratteristiche chimico-fisiche della superficie del 
biomateriale: la struttura chimica della superficie, l’idrofilicità, l’idrofobicità, la 
presenza di gruppi ionici, la morfologia, il grado di rugosità̀ superficiale, sono 
fattori che esercitano una grande influenza sulle caratteristiche di 
biocompatibilità del materiale. 
- Stabilità durante le fasi di lavorazione, sterilizzazione e immagazzinamento: i 
biomateriali devono poter sottostare a tutte quelle procedure che precedono 
l’utilizzo, senza che queste compromettano le caratteristiche chimico-fisiche e 
meccaniche del biomateriale;  
- Elevato grado di purezza; 
- Biofunzionalità: il biomateriale deve svolgere per un periodo di tempo 
adeguato la funzione dell’organo o del tessuto sostituito;  
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- Emocompatibilità: nel caso di contatto con tessuti o fluidi corporei, esso 
provoca una determinata risposta di questi ultimi. Tipo e livello di tale risposta 
dipenderanno dal distretto in cui avviene il contatto e saranno costituiti da un 
complesso e dall’integrato sistema di difesa. In particolare, si potrà̀ manifestare 
una reazione di tipo infiammatorio con l’intervento, in tempi diversi, di leucociti 
e macrofagi e la successiva secrezione di mucopolisaccaridi che vanno a 
formare un tessuto fibroso che ricoprirà il corpo estraneo. Il fenomeno più 
complesso e potenzialmente pericoloso, dal corpo estraneo, è l’attivazione del 
sistema di coagulazione del sangue, culminante nella formazione di trombi.  
 
Nella categoria dei materiali aventi queste caratteristiche - e che sono quindi 
potenzialmente utilizzabili per la creazione degli scaffold - rientrano: metalli, 
(e.g. acciai inossidabili, leghe di cobalto, leghe di titanio), ceramici (e.g. 
allumina, zirconia, fosfato di calcio), polimeri naturali (e.g. collagene, elastina, 
fibrina, alginato, gelatina), polimeri sintetici (e.g. acido poli-lattico, poli-etilene 
glicolico, poli-di-metil-silossano, poli-capro-lattone), oppure materiali 
compositi. Un sottoinsieme di materiali polimerici ampiamente usato per 
applicazioni biomedicali sono gli idrogel (come mostrato in tab. 1). 
In passato impianti in metallo e ceramici sono stati largamente utilizzati in 
ambito chirurgico, specialmente in campo ortopedico, ed hanno costituito 
importanti passi avanti fatti dalla medicina. Tuttavia possiedono due grandi 
svantaggi quali materiali per un supporto di crescita: non sono biodegradabili e 
la loro lavorabilità è molto limitata. Al contrario i materiali polimerici hanno 
ricevuto un crescente interesse da parte della comunità scientifica in quanto il 
loro costo di produzione può essere facilmente abbattuto, ma soprattutto in 
quanto è possibile andare a modulare e controllare i meccanismi e la cinetica di 
degradazione. Da questi derivano i seguenti studi per la progettazione di uno 
scaffold in grado di riassumere il maggiore numero possibile di proprietà 
misurate nel tessuto di riferimento. 
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In questo lavoro di tesi pertanto l’attenzione principale è stata dedicata allo 
studio di lavorabilità e alle proprietà dei biomateriali. I polimeri naturali, come il 
collagene, i glicosamminoglicani, chitina e chitosano possono simulare bene 
l’ambiente extracellulare biologico, tuttavia la diversità e la complessità degli 
stimoli che producono non consentono di avere controllo sullo sviluppo e sul 
differenziamento cellulare, inoltre le loro scarse prestazioni meccaniche 
(stiffness <<1kPa) ne hanno notevolmente limitato l’uso.  
 
 
Tab. 1: Materiali polimerici e applicazioni 
 
Come accennato precedentemente, gli idrogel sono una classe di materiali 
polimerici altamente idratati (il contenuto d’acqua >30% in peso) che viene 
utilizzata per varie applicazioni in campo medico. Mentre i polimeri sintetici 
possono essere prodotti espressamente con pesi molecolari specifici, strutture a 
blocchi, legami degradabili. Inoltre queste proprietà determinano le dinamiche 
di formazione del gel, la densità dei legami di crosslink e le proprietà 
meccaniche e di degradabilità del materiale. . 
 
2.EVOLUZIONE DEGLI SCAFFOLD 
Oltre a costituire ottimi sostituti per il supporto e la crescita cellulare, gli idrogel 
hanno permesso di sviluppare altri tipi di applicazioni, tra le più importanti 
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appare quella in ambito chimico-farmaceutico per il rilascio controllato di 
biomolecole: gli idrogel in questo caso diventano materiali trasportatori di 
molecole bioattive, caratterizzandone il rilascio nel compartimento fisiologico 
bersaglio. Questa applicazione risulta particolarmente interessante in ingegneria 
tessutale per la progettazione di scaffold sempre più complessi. 
Negli ultimi anni infatti lo scaffold non è più visto come un semplice materiale 
di supporto, ma come un’entità in grado di svolgere un ruolo attivo nel sito di 
impianto in vivo o in studi di base in vitro.  
Pertanto gli scaffold non soltanto sono realizzati in materiali biocompatibili e 
biodegradabili, ma vengono progettati per rilasciare opportunamente molecole 
bioattive (per esempio controllando la cinetica e i profili di rilascio) oppure 
vengono progettati con proprietà meccaniche e microstrutturali simili a quelle 
del tessuto da ricreare e poi seminati con cellule allogeniche (in caso di 
trapianto). Esempi di questo tipo sono scaffold usati per la formazione di pelle 
artificiale, cartilagine, ossa, tendini e legamenti. [6]. 
Nel caso di espansione in vitro prima dell’impianto o nel caso di studi di 
fenomeni biologici (e.g. differenziamento cellulare, modelli fisiopatologici, 
tossicologia, farmaceutica) in vitro, occorre sempre considerare che i tessuti 
hanno un volume e debbano garantire un apporto di ossigeno e nutrienti alle 
cellule in coltura. 
La struttura dello scaffold si ipotizza che contribuisca significativamente allo 
sviluppo di specifiche funzioni biologiche nei tessuti [7], in quanto fornisce le 
appropriate condizioni nutrizionali e le appropriate organizzazioni spaziali per la 
crescita cellulare. Un’ampia superficie favorisce l’adesione cellulare e la 
crescita, di conseguenza è necessario un ampio volume dei pori per contenere e 
in seguito trasportare una massa cellulare sufficiente a consentire la riparazione 
tissutale.  Materiali con porosità >80% sono preferibili per la facile diffusione di 
nutrimenti verso le cellule e l’altrettanto facile diffusione delle sostanze di scarto 
dall’impianto. Ma pensando a applicazioni con misure su scala di decine di 
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centimetri, il trasporto di massa dei nutrienti e di ossigeno (a causa della 
mancanza di un sistema di circolazione) è una delle sfide più significative 
nell’ingegneria tissutale. Tornando all’esempio del trapianto di organo, la 
dimensione è al momento il tendine di Achille in quanto non consente un 
trasporto adeguato di nutrienti. La porosità totale, la distribuzione dimensionale, 
la morfologia e l’orientazione ed il grado di interconnessione – fattori che 
influenzano fortemente la circolazione e lo scambio del fluido del corpo, la 
diffusione degli ioni, del contenuto nutrizionale, la proliferazione delle cellule in 
coltura e la vascolarizzazione – devono essere opportunamente progettati al fine 
di superare i problemi dimensionali.  
 
3.INGEGNERIZZAZIONE E SCOPO DELLA TESI 
Al fine di ottimizzare la sperimentazione cellulare in vitro e passare a studi in 
vivo, sono molte le scelte che si profilano da fare: il biomateriale, la forma, le 
dimensioni, la porosità, sono solo alcuni tra gli aspetti critici. I criteri di 
progettazione e le proprietà del materiale derivate, sono (come detto 
precedentemente) scelte che necessitano di un ampio controllo durante il 
processo produttivo al fine di avere un’ottima caratterizzazione dei materiali 
che, una volta prodotti, debbano presentare tutte le caratteristiche desiderate. E’ 
per questo motivo che si parla di ingegnerizzazione del processo produttivo, 
dopo il progetto, ovvero dopo aver realizzato fisicamente i prototipi del supporto 
scelto, è necessario apportare piccole correzioni al progetto iniziale, con l'intento 
di migliorarne le caratteristiche e cercare di acquisire controllo sul maggior 
numero possibile di parametri, ma nel contempo mettere in pratica le soluzioni 
tecniche migliori, volte a ridurre al minimo le difficoltà nella fase di produzione 
e, quanto possibile contenerne i costi. Nel caso di applicazioni per ingegneria 
tissutale, in cui l’interesse è focalizzato sulla scala micro-metrica, è necessario 
un controllo approfondito sul processo produttivo per consentire di ottimizzare 
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al massimo il prodotto, in modo da aumentare le possibilità di successo delle 
fasi sperimentali di studio in vitro. 
Lo scopo di questa tesi è quindi di caratterizzare un metodo per la produzione di 
micro-sistemi mediante un sistema di fabbricazione innovativo, open-source e di 
facile uso – Sphyga o Spherical hydrogel generator [8]. Sphyga è stata 
progettata e realizzata al Centro di Ateneo “E. Piaggio” (Facoltà di Ingegneria, 
Università di Pisa) per fabbricare microsfere di idrogel, aventi un numero di 
variabili controllate per conferire al costrutto finale le caratteristiche di un 
tessuto target. In particolare le microsfere prodotte sono state caratterizzate per: 
i) le proprietà meccaniche, ii) porosità, iii) forma e iv) dimensioni. Queste 
microsfere per essere utilizzate come scaffold, devono avere proprietà adeguate 
per la vita e la proliferazione cellulare nei successivi esperimenti di semina delle 
cellule. 
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Cap. 2  GLI IDROGEL 
 
1.ASPETTI GENERALI 
Come accennato nel Cap. 1, gli idrogel sono un materiale di elevato interesse 
scientifico per applicazioni biomedicale. Gli idrogel sono definiti come una rete 
polimerica in grado di trattenere un’alta percentuale di acqua all’interno della 
propria struttura porosa (%). 
La capacità di assorbire acqua è un importante criterio per la caratterizzazione 
degli idrogel per applicazioni biomediche e può essere definita come “swelling”. 
Sperimentalmente la possiamo definire in base alla differenza di peso prima e 
dopo il processo di assorbimento:  
Swelling (%) = !!!!"!"   con Wf peso finale, W0 peso iniziale. 
Questa capacità è dovuta alla presenza di gruppi idrofili (e.g. carbossili, 
ossidrili) nella catena polimerica, maggiore è il numero di questi gruppi, 
maggiore è la capacità di trattenere acqua; l’aumento del numero di legami tra 
catene polimeriche (i.e. crosslink) che coinvolgono questi terminali idrofili 
causa una riduzione della tendenza idrofila: questa riduzione comporta una 
riduzione del contenuto di acqua e una corrispondente diminuzione 
dell’elasticità della struttura.  
Negli anni l’utilizzo di polimeri naturali, spesso definiti “biopolimeri”, per lo 
sviluppo di idrogel ha acquisito un’importanza sostanziale; si nomina per 
esempio: alginato, collagene, gelatina e chitosano quali tra i biopolimeri più 
utilizzati. 
Gli idrogel possono essere classificati in gruppi a seconda della natura del 
crosslink: 
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- idrogel chimici, reti polimeriche aventi crosslink generati a seguito di 
reazioni chimiche che portano alla formazione di legami covalenti (e.g. 
pMMA, cemento per ossa)  
- idrogel fisici, reti polimeriche generate da interazioni di tipo fisico come 
interazioni elettrostatiche o legami idrogeno (e.g. gelatina, agarosio) 
 
Il crosslink fisico permette all’idrogel di mantenere una struttura reticolare 
grazie alla formazione di legami non covalenti. In particolare gli idrogel più 
usati nello sviluppo di sistemi per uso biomedicale o parafarmaceutico sono 
quelli che possiedono una transizione reversibile da gel a soluzione, e viceversa. 
È possibile progettare un polimero con una transizione nota in funzione della 
quantità di polimero (in % in peso o in massa) e del rapporto parte 
idrofilica/parte idrofobica (rapporti molari tra monomeri). Un esempio di questo 
tipo di crosslink è costituito dalla gelatina e dall’alginato di sodio, 
rispettivamente nel caso di transizione termica o di interazione elettrostatica. Nel 
primo caso sarà la concentrazione della gelatina a influenzare la temperatura e la 
cinetica di gelazione (più concentrata, più sarà veloce la transizione e minore 
sarà la temperatura), mentre nel secondo caso il rapporto tra polimero e ione 
crosslinkante modificano l’equilibrio della transizione sol/gel. 
 
2. ALGINATO 
Gli alginati sono polisaccaridi costituiti da catene lineari di acido D-
mannuronico e acido L-glucuronico, le catene hanno questi gruppi in 
percentuale variabile a seconda della fonte di estrazione. La funzione 
dell’alginato all’interno delle piante da cui viene estratto è quella di mantenere 
l’integrità delle cellule, prevenire l’essiccamento e conferire sostegno alla 
struttura. Quando l’alginato viene immerso all’interno di una soluzione cationica 
bivalente (e.g. ioni calcio), gli ioni bivalenti vanno a sostituire gli ioni sodio del 
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polimero, ognuno di questi potrà attaccarsi a 2 gruppi carbossilici (caricati 
negativamente) dando così origine a una struttura complessa reticolata (Fig. 1).  
 (b)      (a)  
     
Fig. (1): Come cambia la molecola di alginato di sodio dopo la reticolazione in   
soluzione con ioni bivalenti 
 
3.LA GELATINA 
La gelatina e un altro idrogel in grado si seguire la transizione sol/gel in maniera 
reversibile: anche in questo caso il tipo di crosslink formati ha un carattere 
fisico, regolato da fenomeni termici. La gelatina, solubile in acqua, forma 
soluzioni a viscosità dipendente dalla concentrazione del polimero e della 
temperatura; solitamente per temperature > 50°C (Temperatura di transizione 
Tc) la viscosità è pari a pochi cP. A livello molecolare questa dissoluzione 
avviene poiché le interazioni cooperative tra le catene di gelatina si 
interrompono a T>Tc, portando alla formazione di singoli avvolgimenti casuali. 
Raffreddandola a T<Tc si riottiene un gel fisico, che seguendo certi 
accorgimenti, può possedere localmente regioni con avvolgimenti a tripla elica 
come quelli del collagene. 
4.IDROGEL CHIMICI 
Sono invece numerosi i metodi per ottenere network aventi crosslink di tipo 
chimico, ma ognuno necessita della formazione di legami covalenti fra le catene 
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dei polimeri utilizzando reagenti bifunzionali contenenti gruppi finali reattivi 
che reagiscono con i gruppi funzionali, come ad esempio le ammine primarie e i 
gruppi sulfidrili dei residui aminoacidi. 
Tra questi si citano idrogel ottenuti da polimeri fotosensibili. In questo caso la 
reazione ha bisogno di crosslinkers fotoreattivi, ovvero attivati da una fonte 
luminosa monocromatica a alta energia: quando avviene l’attivazione, la 
reazione porta a una rapida polimerizzazione (in fig. 2 è riportato un esempio di 
fotopolimerizzazione indotta da una molecola bersaglio attivata tramite 
esposizione alla luce UV). Nel caso di applicazioni biomediche, gli agenti ideali 
dovrebbero esse altamente reattivi, in grado di inserirsi indiscriminatamente in 
tutti i residui, stabili al buio e essere suscettibili alla luce di una lunghezza 
d’onda tale da non causare nessun tipo di danno fotolitico al campione 
biologico. La maggior parte di questi agenti sono reagenti etero-bifunzionali, 
basati sulla chimica dei nitreni e dei carbeni, con un gruppo amminico o 
sulfidrile. 
Fig. 2: Aril-Azide (agente fotoreattivo) 
Anche i reagenti omo-bifunzionali, che reagiscono con le ammine primarie, 
sono molto utilizzati poiché sono facilmente solubili in liquidi polari e possono 
formare legami covalenti inter- e intra-subunità stabili. Tra questi, la 
glutaraldeide è utilizzata in applicazioni in cui è richiesto di mantenere stabile il 
composto e di conferire una struttura rigida della proteina. La glutaraldeide è 
una molecola piccola (102 g mol-1) in cui sono esposti 2 gruppi aldeidici separati 
da una catena flessibile (n=3 ponti metilene). Data l’alta reattività del gruppo 
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aldeidico, la glutaraldeide in soluzione può presentarsi in forma polimerica 
lineare, con aldeidi esposti a ognuna delle estremità. I gruppi esposti si vanno a 
combinare con qualsiasi parte azotata delle proteine con cui vengono in contatto, 
con grandissime potenzialità di formazione di legami: nel caso di catene 
possono generare crosslink chimici, come mostrato in fig. 3.  
 
 
 
Fig. 3: Reazione di crosslink glutaraldeide-proteine 
 
5.I CRIOGEL 
Al fine di ottenere strutture 3D, è possibile portare a sublimazione la parte 
liquida degli idrogel, e quindi ottenere una struttura idrofile disidratata, con una 
rete di pori interconnessa. Brevemente il processo consiste nel: 1) solidificare il 
solvente, 2) generare policristalli di solvente tra le catene polimeriche, 3) 
sublimare il solvente e 4) ottenere una struttura disidratata. Questi sono anche 
chiamati cryogel. [9].  
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6.APPLICAZIONI IN VITRO 
In genere, gli idrogel sono materiali biocompatibili altamente idrofili. La 
formazione, che può avvenire per reazione fisica o chimica (dovuta a reazioni 
alle variazioni ambientali nel primo caso, o a reazioni chimiche coinvolgenti la 
catena polimerica nel secondo), può portare alla formazione di molecole o 
lasciare composti non reagiti citotossici. In questo caso, è necessario prevedere 
una fase di rimozione di tali composti per garantire la biocompatibilità del gel 
ottenuto. Test per la valutazione della biocompatibilità in genere vanno ad 
indagare la cito-tossicità del materiale: brevemente, dopo la sterilizzazione, il 
materiale viene messo in coltura cellulare (esistono vari test che possono essere 
eseguiti, qui viene riportato il più usato per completezza in quanto questi studi 
esulano dall’argomento di tesi). Per valutare quali effetti di non-
biocompatibilità, e preferibilmente registrare la loro assenza, i materiali sono 
messi in un piatto di Petri, direttamente a contatto con la coltura cellulare, 
materiale e cellule sono incubati alla temperatura di 37°C per un tempo 
sufficiente a permetterne adesione e proliferazione (tempo variabile tra 24 e 48 
h). La proliferazione viene valutata tramite osservazioni al microscopio o con 
specifici test di vitalità, e quindi il materiale classificato. 
Tra i vari tipi di idrogel utilizzati come scaffold, in questo lavoro di tesi 
l’attenzione è stata rivolta principalmente a un polisaccaride e una proteina, 
rispettivamente alginato e gelatina. L’alginato presenta numerosi vantaggi per 
applicazioni biomedicali, in quanto: ha una reazione di gelazione fisica rapida 
(i.e. interazione con cationi multi-valenti), è cito- e bio-compatibile e durante la 
degradazione non rilascia prodotti secondari indesiderati. Svantaggio principale 
per alcune applicazioni biomedicali è la mancanza di sequenze di adesione 
cellulare sulla catena principale, pertanto è necessario modificare l’alginato e 
inserire opportune sequenze peptidiche (i.e. RGD,) per favorire adesione su 
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questi gel. In letteratura sono riportati esempi di cryogel di alginato per usi di 
coltura cellulare in cui la grandezza dei pori può essere cambiata 
opportunamente [10]. Queste strutture sono ugualmente in grado di garantire 
immuno-protezione e un sufficiente rifornimento di nutrienti (data dalla 
diffusione di fattori metabolici ). Katsen-Globa et al. riportano inoltre che le 
cellule in coltura sono in grado di proliferare e occupare l’intero scaffold 
(esempio di mobilità cellulare) e questo fenomeno aumenta negli scaffold con i 
pori di dimensioni maggiori [11]. Cryogel di alginato sono prodotti con vari 
sistemi di criogenia, come freeze-drying e cryostructuring, tuttavia il solo 
alginato non solo manca di fattori per promuovere l’adesione cellulare 
(mancanza di sequenze di adesione riconosciute dalle cellule), ma risulta anche 
un composto stabile per poco tempo in condizioni di coltura cellulare. Per 
questo motivo risulta necessario prevedere l’uso di proteine presenti nella 
matrice extracellulare (quali collagene, gelatina, fibronectina e laminina) [12] e 
di strategie di gelazione che portino alla formazione di un composto stabile per 
un tempo sufficientemente lungo per applicazioni cellulari (alcune settimane). 
7.APPLICAZIONI NEL NOSTRO STUDIO 
In questo lavoro di tesi pertanto è stato sviluppato un metodo per la 
fabbricazione di un materiale basato su: gelazione rapida e proprietà chimico-
fisiche e meccano-strutturali simili a quelle di matrici extracellulari di tessuti 
biologici per ovviare alle esigenze progettuali di metodo di fabbricazione e 
applicazioni cellulari, rispettivamente. 
La gelazione rapida e la formazione di gel di alginato sono state ottenute per 
interazione elettrostatica (crosslink fisico) delle catene polisaccaridiche con gli 
ioni calcio in una soluzione acquosa. Su questo sistema si basa il sistema di 
produzione delle microsfere (descritto nei prossimi capitoli). 
La gelatina è stata scelta per costituire la parte strutturale di un cryogel. Tra i 
principali criteri di scelta, occorre sottolineare la derivazione naturale, la 
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biocompatibilità, la presenza di sequenze per promuovere l’adesione cellulare, 
nonché il suo basso costo. Occorre tenere presente che anche la gelatina, per la 
sua semplice struttura e la sue proprietà termo-reversibili, può portare alla 
formazione di gel fisici; tuttavia, al fine di ottenere composti stabili e con 
proprietà costanti in coltura cellulare per un tempo relativamente lungo (fino a 3 
settimane), in questo lavoro di tesi è stato usata una reazione chimica. La 
formazione di idrogel con crosslink chimici può essere usata per controllare 
anche le proprietà meccaniche, variando il grado di crosslink (doX). Nei 
prossimi capitoli sarà descritto come la glutaraldeide, molecola piccola e 
altamente reattiva molto utilizzato per reagire con ammine primarie, possa 
essere usata per la formazione di gel chimici di gelatina. 
Riassumendo: i) l’alginato è usato per avere una rapida gelazione, condizione 
necessaria per fissare la forma e le dimensioni di un gel, ii) la gelatina e la 
formazione di legami chimici sono stati usati per controllare le proprietà 
meccaniche e la stabilità del biomateriale in condizioni di coltura cellulare, iii) 
processi di liofilizzazione hanno permesso di ottenere un materiale poroso con 
caratteristiche architetturali simili a quelle di molti tessuti biologici, e iv) 
preliminari studi cellulari hanno permesso di stabilire la biocompatibilità degli 
scaffold prodotti. 
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Cap. 3 LA GENERAZIONE DI MICROSFERE 
 
La progettazione di scaffold tridimensionali (3D) con caratteristiche 
architetturali e proprietà meccaniche note è un processo fondamentale per 
l’ingegnerizzazione delle applicazioni cellulari, e di sistemi in vitro in genere. 
Questo è possibile usando vari sistemi di fabbricazione (e.g. prototipazione 
rapida, 3D printing), in questo lavoro di tesi è stato usato un sistema di 
produzione (Sphyga), progettato e sviluppato al Centro di Ateneo “E. Piaggio” 
(Università di Pisa) per la fabbricazione di sfere di idrogel aventi forma e 
dimensioni controllabili attraverso parametri di funzionamento del sistema.  
Le microsfere forniscono un micro-ambiente 3D dalle caratteristiche uniche 
grazie alla loro forma, dimensione e soprattutto biocompatibilità. In questo 
capitolo sarà quindi descritto il metodo di caratterizzazione del funzionamento 
di Sphyga, sottolineando le caratteristiche peculiari: semplicità di produzione 
delle microsfere e controllo di composizione e dimensioni. La possibilità di 
progettare e controllare questi parametri rende le micro-sfere delle ottime 
candidate non solo per applicazioni di coltura cellulare ma anche per gli studi di 
micro-incapsulamento. Nel primo caso come supporti di crescita, nel secondo 
una tecnica che permette di avvolgere fisicamente sostanze sensibili in una 
matrice protettiva per proteggere questa da reazioni o condizioni avverse come 
succede con i complessi di poli-elettroliti. [13].  
 
1.SISTEMI DI FABBRICAZIONE DELLE MICROSFERE 
Uno dei sistemi di produzione di microsfere molto usato è quello 
dell’emulsione; brevemente questo processo prevede: preparazione di una fase 
acquosa con addizione di una fase polimerica o proteica (e.g. Bagheri-
Khoulenjani et al. riportano di idrossiapatite dispersa in acido acetico a cui viene 
aggiunta la quantità richiesta di gelatina o chitosano), l’aggiunta di una fase 
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liquida immiscibile (nello studio riportato è usato olio di oliva) garantisce 
l’emulsione delle due fasi e la formazione di sfere. Bagheri-Khoulenjani et al. 
descrivono come il raffreddamento dell’emulsione garantisca la gelazione della 
gelatina in tempi sufficientemente brevi, ottenendo delle microsfere con raggi 
fino a 100 µm [14]. 
Ridurre le dimensioni delle sfere con raggi di circa 10 µm è un problema 
necessario soprattutto per la produzione di sistemi per il rilascio di biomolecole 
piuttosto che di incapsulamento cellulare. I metodi di fabbricazione usati per 
rispondere a questa esigenza progettuale prevede l’uso della tecnologia delle 
stampanti a inchiostro, che permettono di far fuoriuscire le gocce dalla testina 
sfruttando impulsi che possono essere termici, acustici o piezoelettrici [15]. 
Il sistema di fabbricazione più utilizzato è, però, quello che utilizza gocce di 
alginato di sodio che vengono fatte cadere in una soluzione cationica bivalente 
(principalmente soluzioni acquose di cloruro di calcio, CaCl2). Aiutare il 
distacco delle gocce dalla punta dell’ago è importante perché questo risulta 
essere, come mostrato successivamente in questo studio, un importante 
parametro per la determinazione del raggio finale delle microsfere. Per questo 
scopo può essere applicato un potenziale elettrostatico di 5kV tra la punta 
dell’ago da cui esce la soluzione e la superficie del liquido utilizzato per il 
crosslink. Quando la somma di questa forza elettrostatica e quella di gravità 
eccedono la forza di adesione della soluzione viscosa al foro di uscita, la goccia 
si stacca, permettendo di formare sfere più piccole rispetto alla condizione di 
assenza di potenziale [16]. 
In Sphyga è stato progettato un flusso di aria esterna e coassiale all’ago per 
promuovere il distacco della goccia e la generazione di una sfera. La possibilità 
inoltre di controllare il flusso volumetrico per l’estrusione di una soluzione e la 
dimensione dell’ago di uscita permettono di controllare più finemente il 
processo di produzione. Infine un controllo sulla viscosità e sulle proprietà della 
soluzione di partenza, accoppiata ai parametri di fabbricazione, rende Sphyga un 
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sistema unico nel suo genere. Nel capitolo sarà illustrata la caratterizzazione 
delle dimensioni delle sfere prodotte, al fine di individuare i valori caratteristici 
da utilizzare per produrre sfere da usare in applicazioni in vitro.  
 
2. SPHERICAL HYDROGEL GENERATOR 
Per fabbricare sfere con dimensioni controllate in questa tesi è stato utilizzato 
Sphyga (fig. 4), Spherical hydrogel generator. Il principio alla base di questo 
sistema è basato sulla gelazione dell’alginato di sodio per effetto della presenza 
di ioni calcio. 
Al fine di generare microsfere aventi forma definita, occorre usare una soluzione 
viscosa: la grandezza e la struttura della goccia formata saranno funzione della 
viscosità della soluzione [17]. Per questo motivo, la struttura meccanica di 
Sphyga è stata progettata per sostenere una siringa in posizione verticale. Un 
motore passo-passo (coassiale con il pistone della siringa) permette di 
controllare il flusso volumetrico della soluzione passante attraverso un ago. 
Infine un’elettrovalvola consente di regolare la pressione del flusso di aria 
agente sull’ago della siringa e coassiale con l’ago stesso; il flusso di aria è 
necessario per favorire il distacco della goccia dall’ago e quindi controllare la 
dimensione finale. Le sfere generate sono raccolte in una soluzione di cloruro di 
calcio, dove avviene anche la gelazione dell’alginato. Pertanto il sistema 
permette di controllare parametri che vanno a modificare la dimensione delle 
microsfere prodotte, quali: i) il flusso con cui la soluzione esce dalla siringa, ii) 
la viscosità della soluzione che, in presenza di alginato di sodio, dipende 
direttamente dal pH e dalla concentrazione di quest’ultimo, iii) il sistema 
attraverso cui favoriamo il distacco della goccia prodotta, iv) la distanza tra il 
supporto di produzione e la soluzione di crosslink. 
In particolare i componenti usati per la struttura meccanica di Sphyga sono: 
- l’attuatore lineare (DryLin SHTP mini – small, Igus, Germany); 
 23 
- il motore passo-passo (riduzione 50:1, P542-M481U-G17L82, risoluzione 
McLennan Servo supplies, UK); 
- siringa commerciale da 3 mL (7030 series, Techcon System, Italy) e relativi 
aghi (Techcon System, Italy); 
- il regolatore di pressione (ITV0011-2BL-Q, SMC Corportaion, Japan), è 
connessa al sistema e diretta agli ugelli di fuoriuscita (TE series Techcon 
System, Italy); 
- il supporto per la siringa, la copertura del motore e il supporto per il becher 
progettati tramite un software CAD (computer aided design) (Dassault Systémes 
SolidWorks Corporation, US) e quindi stampate con una stampante 3D 
(Dimension Elite, Stratasys Ltd, US). 
Il sistema risulta semplice, compatto e leggero per essere facilmente trasportato 
e posizionato sotto cappa sterile (quindi adatto a applicazioni in vitro).  
Per controllare il motore e il regolatore di pressione sono stati utilizzati il 
PhidgetSteepper Bipolar 1-Motor controller (Phidgets Inc, US) e l’Arduino Uno 
(Arduino.cc, Italy), rispettivamente; tramite software è possibile così ottenere 
per la soluzione un flow rate nel range di (5 ÷ 20 ± 1) µL s−1 e una pressione 
dell’aria nel range di (1 ÷ 100 ± 0.4) kPa.Il software di controllo è stato 
sviluppato con Microsoft Visual Studio 2010; le librerie per controllare tutti i 
componenti sono state compilate con F#.NET, mentre l’interfaccia grafica per 
l’utente (GUI) è stata  progettata usando l’applicazione di Windows Forms. Il 
microcontrollore per il regolatore della pressione dell’aria è stato programmato 
in ambiente Arduino IDE. 
Per facilitare l’installazione, è stato compilato un unico file eseguibile che 
include tutte le librerie .NET necessarie. Il sistema è facilmente collegabile a 
qualsiasi PC tramite una semplice porta USB. Dall’interfaccia grafica, una volta 
scelta la porta di comunicazione, è possibile: i) attivare il motore e, 
conseguentemente, scegliere il flusso desiderato, (ii) attivare la modalità stand-
by del sistema, (iii) spostare l’attuatore lineare a un’altezza scelta e controllare 
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l’estrusione della soluzione, (iv) impostare una pressione dell’aria scelta e (v) 
riportare l’attuatore alla sua massima apertura per permettere la rimozione della 
siringa utilizzata dal supporto.  
 
 
 
 
Fig.4: Sphyga: (a) l’hardware, (b) il GUI, (c) design del sistema di connessione 
aria esterna-ugelli di fuoriuscita, (d) l’alloggio per la siringa e (e) il sistema 
coassiale per direzionare le gocce prodotte nel becher. 
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Cap. 4 CARATTERIZZAZIONE MECCANICA E 
STRUTTURALE 
 
Sono molti gli studi che hanno dimostrato che i gel di gelatina possiedono 
proprietà meccaniche variabili in funzione del grado di crosslink (doX) [18], 
[19]. Il grado di crosslink è qui definito come il rapporto molare tra la 
glutaraldeide usata e le corrispondenti ammine primarie esposte dalla gelatina. 
In generale la strategia di controllare le proprietà meccaniche di un gel al variare 
del doX e delle condizioni di gelazione è ampiamente utilizzata. Gli idrogel a 
base di gelatina cross-linkati con GTA possiedono rigidezza e contenuto di 
acqua simili a quelli dei tessuti molli. Di seguito sono riportati i risultati delle 
indagini sulla micro-architettura illustrati in un precedente studio, e che sono 
stati usati per la realizzazione delle microsfere aventi rigidezza e porosità simili 
a quelle del tessuto epatico sano e malato [18] [20]. 
1. PROPRIETA’ MECCANICHE 
Per semplicità, saranno definiti i cryogel di gelatina quali PPS – acronimo di 
Protein Porous Scaffold. I PPS qui presentati sono stati crosslinkati 
chimicamente con soluzioni di GTA aventi concentrazione variabile e pari a: 
(0.1, 1, 10 e 100) mM. Al variare della concentrazione di GTA, sarà possibile 
ottenere PPS con diversi doX (cui ci riferiremo rispettivamente come G1, G2, 
G3 e G4) e sono stati sottoposti a test di compressione con una macchina per test 
a doppia colonna (Z005, Zwick-Roell) equipaggiata con una cella di carico ad 
alta precisione (loading 10 N, resolution 20 mN) per valutarne le proprietà 
meccaniche. 
Dopo il freeze-drying, gli scaffold prodotti sono stati swellati (ovvero 
riequilibrati in una condizione di totale idratazione) per 24 ore a 4°C e poi 
portati a temperatura ambiente prima di essere testati meccanicamente. 
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E’ stato fatto un test preliminare di compressione per ognuno dei doX, al fine di 
identificare la regione viscoelastica lineare. In seguito è stato analizzato il 
comportamento viscoelastico utilizzando il metodo epsilon dot descritto da 
Tirella et al. [20].  
Dataset multidimensionali comprendenti tempo, allungamento, stress e strain 
rate registrati durante le prove sono stati utilizzati per derivare i parametri 
viscoelastici dei cryogel per ciascuno dei doX (Tab. 2).  
 
PPS Eist (kPa) Erel (KPa) τ (s) 
G1 2.30 ± 0.03 1.19 ± 0.02 6.12 ± 0.34 
G2 4.15 ± 0.07 0.19 ± 0.06 3.72 ± 0.12 
G3 12.91 ± 0.17 2.26 ± 0.11 1.42 ± 0.06 
G4 16.24 ± 0.66 9.64 ± 0.52 0.72 ± 0.17 
Tab. 2: Parametri viscoelastici derivati da modello Maxwell SLS 
 
Vista la potenziale applicazione per test in vitro di questo tipo di scaffold, lo 
swelling dei PPS è stato valutato anche in mezzo di coltura (DMEM Cell 
Culture Medium, D6429, Sigma-Aldrich) secondo le stesse modalità. 
La rigidezza dei PPS è stata misurata in funzione dei vari doX e dei differenti 
strain rate. In accordo con altri studi [21], il modulo elastico apparente nella 
regione viscoelastica lineare (<1% strain) incrementa con il doX e lo strain rate. 
Sulla base dei parametri viscoelastici derivati dallo studio, è possibile 
evidenziare il ruolo giocato dalla densità del crosslink, che mostra un aumento 
della rigidezza del PPS e una diminuzione del tempo di rilassamento. Per i PPS 
immersi in DMEM, invece, mentre il modulo elastico non si discosta da quello 
ottenuto in terreno acquoso, il tempo di rilassamento risulta minore nel mezzo di 
coltura. 
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2. POROSITA’ E PERMEABILITA’ 
La porosità di un materiale è definita come il rapporto tra il volume degli spazi 
vuoti e il volume totale e può essere stimata secondo sistemi gravimetrici [22]. 
Ma la porosità non dà nessuna informazione sulla grandezza dei pori, le cui 
caratteristiche sono di notevole importanza in quanto determinano il grado di 
crescita delle cellule seminate. Scansioni µ-CT sono state usate per quantificare 
la porosità dei PPS, la grandezza dei pori e la dimensione delle fibre dei PPS 
disidratato; mentre la porosità è stata valutata anche usando PPS idratati, 
sfruttando i risultati ottenuti durante le prove di swelling (Tab. 3). E’ possibile 
così osservare che la porosità dei composti asciutti non varia con il doX, mentre 
quella dei PPS swellati diminuisce apprezzabilmente con l’aumentare del doX. 
Infine per misurare la permeabilità (K) dei PPS è stata utilizzata la portata di 
acqua attraverso un campione swellato, ricavata tramite la legge di Darcy, 
mostrando che la permeabilità aumenta con l’aumentare del doX. 
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Cap. 5 PARTE SPERIMENTALE 
1. MICROSFERE DI ALGINATO 
Al fine di ottenere delle microsfere stabili e idratate, una soluzione a bassa 
viscosità di alginato di sodio (Alginic acid sodium salt from brown algae, 
A0682, Sigma- Aldrich, Italy) in acqua deionizzata è stata fatta gelare 
fisicamente per interazione elettrostatica, il gel è stato lasciato a crosslinkare per 
5-10 minuti tramite ioni calcio in una soluzione 0.1 M di CaCl2 (Anhydrous 
calcium chloride powder, C5670 Sigma-Aldrich in acqua deionizzata). 
Dopo la reticolazione, le microsfere sono state recuperate con una pipetta, sono 
state lavate con acqua deionizzata e infine osservate al microscopio per poterne 
caratterizzare dimensioni e forma. 
Essendo il nostro obiettivo quello di determinare gli effetti dei vari parametri 
modificabili sulle dimensioni e la forma abbiamo scelto di mantenere costanti la 
concentrazione dell’alginato nella soluzione di partenza al 2% w/v e il flusso di 
fuoriuscita dalla siringa a 12 µL s-1variando invece: 
- la viscosità della soluzione di alginato (controllando il pH della soluzione con 
valori di 5, 6, 6.5, 7 e 9) a seconda della soluzione buffer (MES, Sigma Aldritch, 
Italy) utilizzata per disciogliere la polvere di alginato; 
- il diametro dell’ago (i.e. 110, 160, 210 e 260 µm corrispondenti a Gauges (G) 
32, 30, 27 e 25); 
- la pressione dell’aria utilizzata, che è stata variata tra 60, 75 e 100 kPa, tramite 
il regolatore che collegava Sphyga al sistema di aria compressa esterna. 
 
La caratterizzazione è stata effettuata acquisendo immagini bright-field, subito 
dopo la produzione delle microsfere, con un microscopio invertito (Olympus 
IX81, Italy) con ingrandimenti 1,25X e 4X (fig. 5). 
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Fig. 5: immagine bright-field, ingrandimento 4X delle microsfere prodotte, pH 
6.5 ago 25G pressione 60 kPa 
 
Le immagini acquisite sono state poi analizzate con il software ImageJ. A 
ognuna è stata applicata la funzione soglia dopo aver sottratto il sottofondo dato 
dalla luce del microcopio, una funzione binaria per riempire gli spazi vuoti che 
risultavano all’interno dei contorni delle sfere (i.e. Fill holes) e un’altra funzione 
per rilevare il confine dei contorni per separare le sfere adiacenti (i.e. 
Watershed). L’immagine così rielaborata è stata analizzata con il tool Analyze 
particles, con cui sono state ricavate dimensioni (e.g. area, perimetro, raggi) e 
descrittori di forma (e.g. rotondità, aspect ratio) (fig. 6). 
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Fig. 6: risultati dell’elaborazione della funzione “Analyze Particles” di imageJ 
applicati all’immagine in figura () 
 
I dati raccolti, presentati nella tabella seguente (tab. 2), si riferiscono a una 
media fatta su tutte le microsfere analizzate prodotte nelle stesse condizioni: si 
riportano raggio minore e raggio maggiore, poiché l’analisi si basa su forme 
ellittiche (se la differenza tra i due raggi è minima, la forma può essere 
considerata sferica). 
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Ago (G, 
μm) 
pH 5 pH 6 pH 6.5 pH 7.2 pH 9 Pre
ss 
(k
Pa) 
(32 110) 
 
(30 160) 
 
(27 210)  
 
(25 260) 
 
389.0 ± 17.3 
343.7 ± 37.8 
255.4 ± 21.0 
317.6 ± 8.3 
271.7 ± 10.2 
248.8 ± 35.0 
459.3 ± 21.1 
290.6 ± 11.6 
314.6 ± 22.4 
401.7 ± 25.6 
539.0 ± 73.1 
208.1 ± 98.1 
 
241.8 ± 38.5 
227.1 ± 26.0 
205.0 ± 5.1 
302.9 ± 35.2 
240.3 ± 16.9 
231.9 ± 13.2 
358.2 ± 1.4 
353.6 ± 22.1 
262.4 ± 19.5 
343.5 ± 43.7 
322.5 ± 13.0 
213.9 ± 31.7 
 
265.7 ± 5.0 
122.6 ± 61.4 
147.4 ± 37.3 
264.6 ± 11.1 
230.8 ± 12.7 
224.9 ± 4.7 
323.4 ± 26.4 
326.9 ± 26.8 
285.9 ± 10.2 
409.6 ± 35.7 
298.3 ± 29.5 
272.0 ± 34.1 
 
663.6 ± 11.9 
502.1 ± 8.3 
392.0 ± 42.6 
590.8 ± 19.8 
418.2 ± 8.4 
238.0 ± 62.2 
820.3 ± 15.1 
389.4 ± 11.7 
262.2 ± 18.7 
319.2 ± 56.8 
257.3 ± 43.8 
275.8 ± 91.0 
 
794.1 ± 13.8    
607.9 ± 26.8    
230.2 ± 6.4     
691.8 ± 5.8 
542.4 ± 11.2    
520.6 ± 8.3  
854.1 ± 42.9    
647.8 ± 33.0    
563.3 ± 14.4    
381.5 ± 70.5    
244.3 ± 62.7    
199.5 ± 57.2   
 
60 
75 
10
0 
60 
75 
10
0 
60 
75 
10
0 
60 
75 
10
0 
 
Tab. 2: Tabella riassuntiva che raccoglie i raggi (n>30) al variare dei parametri 
scelti, da sinistra verso destra pH crescenti, dall’alto verso il basso diametro 
dell’ago utilizzato crescente con le 3 pressioni dell’aria utilizzate. 
 
E’ così possibile rilevare l’effetto di ognuno dei parametri sulla dimensione 
finale delle microsfere ottenute. 
Il parametro più influente sulla dimensione risulta il pH, ovvero la viscosità 
della soluzione di alginato di sodio: per soluzioni a viscosità minore (pH = 9.0) 
le sfere hanno dimensione doppia rispetto a soluzioni con viscosità maggiore(pH 
= 5.0). 
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Come facilmente ipotizzabile, inoltre, diminuendo il raggio interno dell’ago 
vengono prodotte microsfere con raggio sempre più piccolo. Con soluzioni a 
viscosità maggiore e ago a dimensioni minori è possibile ottenere sfere con 
diametro di circa 100 µm. 
Per quello che riguarda infine la pressione dell’aria, è stato misurato che 
incrementando la pressione il raggio diminuisce; ma superato un certo limite (p 
> 100 kPa) si verifica un effetto denominato “effetto spray”, ovvero a causa 
dell’eccessiva pressione dell’aria, due differenti popolazioni di microsfere aventi 
dimensioni differenti si generano (fig. 7). Questo effetto è più marcato quando 
sono utilizzati aghi con diametro maggiore. 
 
 
Fig. 7: in questa figura sono evidenziate le due popolazioni prodotte in seguito a 
effetto spray (grigio scuro e grigio chiaro) utilizzando una pressione dell’aria > 
100 kPa e ago 27G 
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Dopo essere stati analizzati, alcuni campioni di microsfere sono stati sottoposti a 
freeze-drying. 
Una volta liofilizzate le microsfere sono state immerse in acqua deionizzata per 
poter monitorare il processo di “swelling” in modo da avere indicazioni 
riguardanti la reidratazione durante tutto il processo produttivo (fig. 8). Questa 
misurazione ha obiettivo finale quello di ricavare l’andamento della variazione 
delle dimensioni della sfera durante il processo produttivo, al fine di prevedere 
le dimensioni e quindi scegliere i parametri di funzionamento appropriati in 
relazione ai criteri progettuali. 
 
 
 
Fig. 8: Microsfere durante la fase di swelling, le immagini sono acquisite con 
microscopio a diversi tempi di idratazione: a) freeze-drying, b) 2 h e c) 4 h in 
acqua deionizzata.  
 
Per monitorare la variazione delle dimensioni e forma della sfera durante la fase 
di idratazione sono state usate sfere in alginato (2% w/v/, pH = 7, prodotte con 
ago 30G, a una pressione di 75 kPa, parametri necessari per ottenere sfere con 
raggi nell’ordine del millimetro. Questa scelta ha permesso di misurare 
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variazioni con un errore minore (risoluzione di 1.610 µm) e con più facilità. I 
risultati ottenuti sono riassunti in tab. 3. 
 
Intervalli 
temporali 
Area (µm2) R (µm) ΔR(%) 
(liofilizzato) 
Circularity 
Dry 1204675 621 0 0.66 
2h 3719996 1089 +75 0.64 
4h 3914895 1119 +80 0.79 
8h 3851153 1111 +79 0.73 
24h 3746701 1095 +76 0.70 
32h 3659289 1084 +75 0.68 
Tab. 3: Area, raggio e variazioni % delle sfere durante lo swelling. 
 
Le microsfere sono state misurate fino a 32 ore di immersione in dH2O, 
mantenute a una temperatura di 4°C; sono state scattate foto con il microscopio 
dopo 2, 4, 8, 24 e 32 ore. Dai risultati è possibile osservare che già dopo 2 ore di 
idratazione le sfere recuperano la parte di H2O persa durante la liofilizzazione 
recuperando gran parte delle loro dimensioni (75%) e raggiungendo il rapporto 
di swelling massimo (80%) dopo 4 h. Durante le ore successive non si registrano 
particolari variazioni né per dimensioni né in forma. Concludendo che il 
processo di liofilizzazione causa una riduzione del 80% rispetto alle dimensioni 
misurate immediatamente dopo la produzione con Sphyga. 
 
2. MICROSFERE DI ALGINATO E GELATINA 
Essendo l’obiettivo quello di produrre scaffold con proprietà meccaniche e 
microstrutturali simili a quelle del tessuto epatico, e loro successivo impiego in 
applicazioni per la coltura cellulare, è stato necessario usare un materiale non 
solo sul quale le cellule potessero aderire, ma che fosse anche in grado di 
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modificare in modo relativamente semplice la rigidezza. Per questo motivo alla 
soluzione di alginato è stata aggiunta una quantità nota di una proteina: la 
gelatina è stata la scelta effettuata. Pertanto, come già spiegato nei precedenti 
capitoli, l’alginato è stato usato come materiale necessario per dare la forma e 
dimensione note alle microsfere, mentre la gelatina per fornire proprietà adesive 
e con rigidezza e porosità note. Abbiamo impostato perciò il seguente protocollo 
produttivo al fine di contenere l’errore dovuto all’operatore: 
 
-­‐ Preparare 10 ml di soluzione all’ (X)% w/v di alginato e (Y)% w/v di 
gelatina tipo A (Gelatin from porcine skin Type A, lyophilized powder, 
Sigma Aldrich, Italy) 
-­‐ Lasciare in agitazione a temperatura controllata per 12 ore 
-­‐ Procedere alla produzione delle microsfere tramite il sistema Sphyga (fig. 
9a) in cloruro di calcio 0.1M con le seguenti condizioni: 
1. Ago (z) g 
2. Flusso (w) kg/m2 
3. Flusso 13.3 µl/s  (parametro che abbiamo mantenuto fisso 
durante tutta l’esperienza) 
Un volume pari a 1 ml di soluzione alginato/gelatina è stato usato per la 
preparazione di un numero sufficiente di microsfere, subito dopo la 
preparazione le sfere sono state rimosse dal becher e hanno seguito i 
seguenti trattamenti: 
-­‐ Risciacquo delle sfere con dH2O 
-­‐ Immersione per 2 ore alla temperatura di 4°C in 
1. Soluzione 5ml di GTA con concentrazione (X) mM in 20% 
w/v EtOH/dH2O (molarità in funzione del doX desiderato) 
(fig. 9b) 
-­‐ Risciacquo con una soluzione 0.1 M di glicina (per eliminare i gruppi 
aldeidici in eccesso) e poi con dH2O 
-­‐ Immersione per 1 ora in soluzione di carbonato di sodio 0.1 M (per 
rimuovere l’alginato) (fig. 9c) 
-­‐ Agitazione meccanica 
-­‐ Risciacquo con dH2O (n =2) 
-­‐ Liofilizzazione (fig. 9d) 
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Fig. 9: Diagramma di flusso della fabbricazione 
 
2.1 Stabilità delle microsfere   
Come prima cosa è stato fatto un esperimento preliminare (con alginato 2% 
gelatina 5% w/v) la loro possibilità di utilizzo con Sphyga. Una soluzione di 
solo alginato e sola gelatina sono state usate come controllo. Tutte le sfere 
prodotte sono state immerse in diverse soluzioni (rispettivamente, in dH2O a 
50°C, Carbonato di Sodio e Carbonato di sodio a 50°C (fig. 10) per valutare: 
-­‐ la dissoluzione di alginato 
-­‐ la dissoluzione della gelatina non crosslinkata per variazioni di 
temperatura 
-­‐ la stabilità delle sfere prodotte dalla soluzione di alginato/gelatina e 
crosslinkante 
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Fig. 10: Come appaiono al microscopio le microsfere di alginato 2% e gelatina 
5% dopo l’aggiunta di acqua calda (freccia verde) e di carbonato di sodio 
(freccia rossa) 
 
 
2.2 Swelling delle microsfere 
Per questo studio, le microsfere sono state ottenute usando: soluzione 2% di 
alginato e 5% di gelatina w/v, ago 30G e pressione dell’aria 75 kPa, crosslinkata 
in 5 ml di soluzione con GTA. In particolare la concentrazione della soluzione 
di GTA è stata fissata a 0.1 M (per ottenere un grado di crosslink doX pari a 10-
8); inoltre è stata misurata la variazione dovuta alla liofilizzazione, misurando un  
raggio medio pre- e post-freezedrying (rmedio = 393 ± 61 e rfreeze.dried = 2745 ± 59).  
 
 
 
 
 38 
Per valutarne la swelling ratio, sono stati analizzati anche in questo caso di 
swelling dopo 1h, 2h, 4h, 8h, 24h e 32h (Tab. 4). 
 
Intervalli 
temporali 
Area (µm2) R (µm) ΔR (liofilizzato) Circularity 
T=0 290770 ± 78879 304 ± 12 0 0.946 
1h 415854 ± 137461 374 ± 24 +18% 0.910 
2h 471965 ± 112784 385 ± 27 +27% 0.875 
4h 522451 ± 112957 407 ± 34 +34% 0.948 
24h 479897 ± 111792 389 ± 0 +28% 0.955 
32h 498342 ± 104744 397 ± 31 +31% 0.960 
Tab. 4: area, raggio e variazioni % dello “swelling” delle sfere di gelatina 
 
Come per le sfere di alginato, anche quelle con gelatina, raggiungono il 
massimo del rapporto di swelling già dopo 4 ore. In questo caso però la 
percentuale di reidratazione risulta inferiore, come mostrato dal confronto in fig. 
11. È possibile spiegare questo comportamento a causa della presenza della 
gelatina crosslinkata che ha una minor interazione con l’acqua, come accennato 
nei capitoli precedenti. 
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Fig. 11: istogramma di comparazione del rapporto di swelling delle sfere di 
alginato con le microsfere di gelatina 
 
 
2.3 Variazione delle dimensioni nella fase di fabbricazione 
 
E’ stato poi necessario valutare il comportamento delle microsfere durante i vari 
passaggi di fabbricazione. Riportiamo di seguito (fig. 12) l’andamento del 
raggio di un set di µsfere prodotto con ago 25G, pressione 75 kPa, 1% w/v di 
alginato, 10% w/v di gelatina di tipo A con doX di 10-6, per illustrare quali sono 
le variazioni medie delle dimensioni delle sfere durante i vari step produttivi e il 
successivo swelling. 
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Figura. 12: andamento del raggio delle µsfere durante gli step produttivi 
 
 
E’ possibile osservare una diminuzione del raggio durante il crosslink con 
glutaraldeide: crosslink chimico della gelatina può avvicinare le catene 
proteiche, rendendo la struttura più compatta. Durante il lavaggio con glicina 
non si registrano variazioni significative (in questa fase avviene l’eliminazione 
dei gruppi aldeidici non reagiti).  
Durante la rimozione di alginato (trattamento con soluzione di carbonato di 
sodio) il raggio aumenta: la rimozione di alginato (materiale che contribuisce 
alla forma e dimensioni delle sfere) causa una reidratazione delle catene 
proteiche. La liofilizzazione, come prevedibile, causa una drastica riduzione 
delle dimensioni per eliminazione dell’acqua. Infine si ha il recupero delle 
dimensioni precedenti il freeze-drying. 
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3. EFFETTI DELLA VARIAZIONE DEI PARAMETRI DI 
PRODUZIONE 
Siamo andati infine a variare alcuni dei parametri di produzione per vedere 
come questi influenzano le dimensioni delle sfere prodotte e se i cambiamenti 
rispondo alle nostre ipotesi. Nei vari casi sono stati valutati i raggi medi delle 
microsfere durante i passaggi produttivi fondamentali riportati nel protocollo 
cioè, post-produzione, post-crosslink, post-lavaggio glicina e post-carbonato di 
sodio. 
Nei test seguenti la gelatina è stata portata da 5% a 10% w/v per stabilizzare il 
composto finale. Tuttavia questo aumento di concentrazione ha aumentato anche 
la sensibilità della soluzione finale alle variazioni di temperatura: aumentare la 
concentrazione di gelatina ha causato un aumento della temperatura di 
riscaldamento precedente l’estrusione con Sphyga per mantenere una viscosità 
costante durante la fabbricazione delle sfere. 
 
Il primo test che abbiamo fatto è stato quello di confrontare microsfere prodotte 
con ago 27G, pressione 75 kPa, e doX di 10-8, variando la concentrazione di 
alginato tra 1% w/v e 2% w/v (Fig. 13).  
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Fig. 13: Confronto tra µsfere prodotte con 1% w/v di alginato e 2% w/v di 
alginato a parità di restanti parametri produttivi 
 
Come ci aspettavamo le microsfere prodotte con una maggiore concentrazione 
di alginato hanno un raggio medio più grande. Infatti nella formazione della 
sfera, a parità di dimensioni, è presente una maggiore quantità di alginato, la cui 
rimozione causa la reidratazione di un maggior numero di catene proteiche  con 
conseguente maggior aumento delle dimensioni del raggio. 
 
Per il secondo test abbiamo prodotto microsfere usando una soluzione con 1% 
w/v di alginato, 10% w/v di gelatina di tipo A, ago 27G, pressione 75 kPa, 
variando il grado di doX tra 10-7, 10-8 e 10-9. Per questo è stata modificata la 
concentrazione di glutaraldeide per crosslinkare la gelatina rispettivamente con 
valori di (20mM, 2 mM e 0.2 mM). In fig. 14 è riportato l’andamento del raggio 
al variare del doX (quindi della rigidezza delle sfere). 
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Fig. 14: confronto tra le microsfere prodotte con diversi gradi doX, 10-7, 10-8 e 
10-9, nel grafico relativo a doX 10-9 la mancanza dell’ultimo dato è dovuta alla 
scomparsa delle µsfere dopo l’immersione in carbonato di sodio 
 
In questo caso è possibile osservare che le dimensioni delle sfere maggiori sono 
ottenute per grado di crosslink minore, mentre a concentrazione maggiore di 
glutaraldeide corrispondono sfere con diametri minori. 
Questo succede perché nel caso del grado maggiore di crosslink, il maggior 
numero di legami chimici compattano le catene proteiche e conseguentemente il 
diametro delle sfere diminuisce. Da notare che per doX < 10-9 il numero di 
legami chimici formati risulta insufficiente per mantenere la forma della sfera, 
con disgregazione immediata alla rimozione dell’alginato.  
La forma delle sfere prodotte non è influenzata dal doX. 
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Infine, per valutare la possibilità di ampliare i tempi di utilizzo della soluzione 
e/o di diminuire la temperatura della soluzione iniziale, è stata usata un tipo di 
gelatina meno sensibile alle variazioni di temperatura: la gelatina di tipo B. 
Ancora una volta abbiamo prodotto le microsfere utilizzando ago 27G, pressione 
da 75 kPa, soluzione con 1% w/v di alginato e 10% w/v gelatina (fig. 15). 
 
 
Fig. 15: confronto tra le µsfere prodotte con gelatina di tipo A e tipo B 
 
Come è possibile osservare a parità di parametri produttivi utilizzati, le soluzioni 
alginato/gelatina preparate con la gelatina di tipo B hanno permesso la 
produzione di microsfere con un raggio minore. Questo risultato è in linea con le 
caratteristiche di preparazione del materiale, evidenziando l’importanza della 
viscosità della soluzione e la necessità di avere una soluzione stabile durante la 
fabbricazione.  
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In conclusione abbiamo poi proceduto a ripetere l’esperimento di variare il 
grado di doX anche con la gelatina di tipo B (fig. 16). 
 
 
Fig. 16: confronto tra µsfere prodotte con gelatina di tipo B e 2 diversi doX 
 
Come ci aspettavamo, le µsfere crosslinkate con un doX maggiore, sono 
risultate avere raggio minore. 
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Fig. 17: grafico riassuntivo delle dimensioni delle sfere al variare della 
composizione della soluzione iniziale.  
4. CONCLUSIONI 
Al fine di ottenere dei microcostrutti con dimensione e proprietà meccaniche 
note, sono state prodotte microsfere con soluzioni di alginato/gelatina a 
percentuale variabile usando il sistema Sphyga. La fabbricazione delle sfere è il 
punto di partenza di una sequenza di trattamenti necessari per ottenere dei 
costrutti aventi dimensioni, rigidezza e microstruttura con valori simili a quelli 
del tessuto epatico – sia sano, sia patologico. 
La caratterizzazione della produzione ha dimostrato come sia possibile produrre 
sfere di raggio noto - variabile tra [0.1-1] mm per le sfere di solo alginato e 
[0.25-1] mm per le sfere di gelatina – al variare di alcuni parametri di 
fabbricazione. In questa caratterizzazione la soluzione di partenza, e soprattutto 
la viscosità, è il punto cruciale per la generazione di sfere riproducibili e con 
dimensione e forma note a priori. Variando sia i parametri relativi al sistema di 
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produzione Sphyga (diametro interno dell’ago, pressione dell’aria), sia 
modificando concentrazioni e pH della soluzione di partenza, è servito a 
dimostrare come sia possibile scegliere i parametri di funzionamento per 
ottenere microsfere con dimensioni note. Mentre variando il materiale e i 
trattamenti successivi, ha evidenziato l’entità delle variazioni di dimensioni, 
anche in base al grado di crosslink (per quello che riguarda la gelatina) di cui 
controlla proprietà meccaniche e stabilità (fig. 17).  
Pertanto è stato dimostrato come sia possibile produrre microsfere per 
applicazioni di coltura cellulare, al fine di ricreare le proprietà meccano-
strutturali del tessuto epatico fisiopatologico su scala sub-millimetrica. 
 
5. APPLICAZIONE IN VITRO 
Le µsfere prodotte sono state, successivamente,  utilizzate in un altro studio [23] 
come scaffold per la semina di epatociti per verificare la reale risposta cellulare 
sui supporti progettati. 
Gli scaffold sono stati seminati con 100000 cellule HepG2/scaffold andando a 
valutarne la vitalità cellulare, la funzionalità metabolica, la distribuzione 3D e la 
morfologia in funzione del tempo e della rigidezza degli scaffold.  
Lo studio conferma che le µsfere prodotte sono in grado di mimare in maniera 
adeguata il tessuto epatico fisiopatologico (fig. 18), infatti le cellule seminate 
sono riuscite a conservare le proprie funzioni metaboliche (secrezione di 
albumina e consumo di urea) e hanno mostrato cambiamenti morfologici in 
accordo con i cambiamenti di rigidezza (da quella del fegato sano a quella del 
fegato fibrotico) imposti dalla variazione del grado di crosslink. 
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Fig. 18: Rendering 3-D dopo 7 giorni di coltura  
 
6. SVILUPPI FUTURI 
I motivi che ci hanno spinto all’inserimento della gelatina nelle nostre 
microsfere, ci hanno portato a interrogarci sull’impiego di altre proteine che 
possano risultare più indicate nella produzione di scaffold più stabili e con 
maggiori possibilità di successo per le successive applicazioni con le cellule. 
Un tentativo di fabbricazione  è stato fatto sostituendo la gelatina con una 
proteina ricavata dalla matrice cellulare del fegato. Purtroppo in questo caso il 
crosslink con la glutaraldeide effettuato anche a concentrazioni più elevate 
(rispetto a quelle utilizzate per la gelatina) si è dimostrato insufficiente, 
risultando in una disgregazione delle µsfere una volta rimosso l’alginato. 
Una piccola parte dell’esperienza di tesi è consistita, poi, nel tentativo di 
produrre µsfere di collagene (Collagen, Type I solution from rat tail, Sigma 
Aldrich, Italy). Il collagene è la proteina più abbondante della matrice 
extracellulare e presenta caratteristiche uniche sia strutturali che per quello che 
riguarda la presenza di aminoacidi rari pressoché assenti in altre proteine. 
Proprio queste caratteristiche uniche, riguardanti la presenza di una tripla elica 
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rigida di tre catene polipetidiche avvolte tra loro, sono state il motivo principale 
per cui non è stato possibile ottenere una soluzione con viscosità accettabile da 
estrudere per la fabbricazione delle microsfere. Sono risultati insufficienti a 
migliorare la viscosità sia le lunghe sessioni in agitatore a temperatura 
controllata sia gli svariati tentativi di abbassare il pH per facilitarne la 
distensione delle catene (purtroppo questo approccio, andava in conflitto con 
l’alginato in soluzione, la cui viscosità aumenta con l’abbassarsi del pH). 
I pochi test effettuati hanno permesso di produrre µsfere con dimensioni simili a 
quelle di gelatina (raggi di circa 200 µm), ma con un effetto spray piuttosto 
marcato (con la generazione di 3 o più popolazioni differenti) che non ha 
permesso di ottenere il controllo sulle dimensioni desiderato. Il crosslink con 
glutaraldeide, invece, è risultato sufficiente a garantire la stabilità delle µsfere 
nel tempo. 
Reputo importante, perciò, sviluppare in futuro un metodo per impiegare questa 
proteina dalle proprietà uniche, per la produzione delle µsfere con il sistema 
Sphyga in modo da combinare i numerosi vantaggi offerti da entrambi e 
ottenere, così, microsfere per applicazioni di coltura cellulare su scala sub-
millimetrica con caratteristiche che mimano ancora più fedele quelle del tessuto 
epatico. 
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